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A utilização de hastes na revisão da artroplastia total do joelho é um procedimento clínico 
comum quando a qualidade do osso na superfície condilar é de baixa qualidade ou então 
apresenta defeitos significativos. A haste é usada para aumentar a estabilidade do 
componente condilar necessária a longevidade da artroplastia. No entanto, a utilização de 
hastes é referida como causa para o aumento do efeito de stress/strain-shielding no osso, 
podendo este conduzir a um efeito de reabsorção óssea. Os resultados experimentais obtidos 
evidenciaram que a utilização de hastes altera o estado de deformação do osso relativamente 
ao estado fisiológico, sendo estas mais desfavoráveis para o caso da utilização de hastes do 
tipo press-fit. A utilização de hastes promove o efeito de strain-shielding que potencia o efeito 
de reabsorção óssea podendo originar a instabilidade do implante a longo prazo. A questão 
que se coloca é saber até que ponto a eventual reabsorção óssea é suficiente para provocar a 
instabilidade da haste e consequentemente a mesma da prótese a longo prazo. A fixação 
biomecânica (ou biológica) conseguida nos primeiros anos da artroplastia pode ser 
suficiente para evitar os efeitos nefastos da reabsorção óssea. 
 
1. INTRODUÇÃO 
As hastes são frequentemente utilizadas 
em revisões da artroplastia total do joelho, 
providenciam uma fixação adicional e 
asseguram um melhor alinhamento dos 
componentes tibiais e femorais [1-21]. Tal 
como o número de artroplastias totais 
primárias está em crescimento, o número de 
revisões das artroplastias primarias 
continua igualmente em crescimento [5-11]. 
Um estudo concluiu que aproximadamente 
70% das revisões totais do joelho são 
satisfatórias a 3,5 anos de acompanhamento 
[5]. Contudo, até à data os resultados 
clínicos e as taxas de sucesso das revisões à 
artroplastia total do joelho não atingiram os 
resultados das artroplastias primária 
[4,22,23]. As razões para tal são múltiplas. 
Contudo, a reduzida massa óssea e defeitos 
condilares significativos, em que ambos 
contribuem para precipitar a falência, 
juntamente com a forte restrição ligamentar 
são os principais factores. A restauração da 
massa óssea de suporte perdida e a 
estabilidade da articulação são os principais 
desafios da revisão da artroplastia total do 
joelho. A experiência mostrou que os 
componentes da artroplastia total do joelho 
primária não permitem os objectivos em 
revisões complexas. Tal é atribuído a perda 
do osso de suporte, cerca de 5mm do fémur 
distal, e tíbia proximal na cirurgia da 
artroplastia primária [24]. Contempora-
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neamente, sistemas para a revisão da 
artroplastia total do joelho usam vários 
métodos para alcançar o suporte e 
estabilidade requerida na revisão. Existe 
actualmente o consenso de que o uso de 
componentes específicos para a cirurgia de 
revisão é essencial para melhorar os 
resultados clínicos e as taxas de sucesso 
[25]. Progressivos defeitos ósseos podem 
resultar no descolamento dos componentes 
e sua migração, osteolises, stress shielding 
e/ou infecção. Estes defeitos são muitas 
vezes subestimados nas radiografias 
convencionais, e somente intra-
operativamente a classificação do defeito é 
possível [26]. Normalmente estes defeitos 
são tratados recorrendo ao uso de estruturas 
de suporte não vivas, tais como aumentos 
metálicos, ou enxertos ósseos. Sozinhos, 
nenhuma destas soluções pode providenciar 
a estabilidade primária e suporte que os 
componentes de revisão necessitam. 
Especialmente, as reconstruções com 
enxertos ósseos necessitam de um período 
de protecção de carga para prevenir carga 
prematura excessiva e reabsorção do 
enxerto [8,27-29]. Os pacientes sujeitos a 
uma cirurgia de revisão apresentam um 
maior grau de dificuldade na técnica 
cirúrgica, com mais trabalho e maior risco 
comparado com pacientes sujeitos a 
artroplastia primaria. É mais difícil obter 
um bom alinhamento dos componentes e 
uma melhor qualidade de fixação devido ao 
facto dos pacientes sujeitos à revisão 
apresentarem menos tecido ósseo cortical e 
esponjoso devido à artroplastia 
anteriormente realizada, o que se traduz por 
menos referencias ósseas para um correcto 
alinhamento dos componentes, assim como 
menor qualidade do osso existente, sendo 
esta determinante no caso de existir perda 
óssea ao nível do osso cortical. Estes 
factores contribuem para resultados 
inferiores observados na revisão da 
artroplastia total do joelho quando 
comparado com os resultados das 
artroplastias primarias [5,30]. Com o 
objectivo de aumentar a qualidade e 
consistência da revisão da artroplastia total 
do joelho, um grande número de sistemas e 
componentes têm sido desenvolvidos. Um 
dos sistemas mais utilizados comporta 
hastes modulares que permitem dispor de 
hastes com diversos diâmetros e 
comprimentos montáveis sobre 
componentes tibiais ou femorais. No caso 
dos componentes tibiais para artroplastia 
primária, parte dos disponíveis 
comercialmente apresentam uma pequena 
haste central monobloco com cerca de 40 a 
60mm. Estas não entram no canal intra-
medular, ficando só na zona da metafise da 
tíbia. Este tipo de prato tibial com haste 
monobloco permitiu na artroplastia 
primaria do joelho cimentada e não 
cimentada um incremento da estabilidade 
da fixação [31], um decréscimo das tensões 
na interface implante cimento [22] e um 
aumento da vida do implante [32]. Existe 
um certo consenso de que as hastes devem 
ser utilizadas quando existe dano 
substancial das superfícies condilares da 
tíbia ou fémur, podendo ser utilizadas em 
conjunto com outros componentes que 
permitem ajudar a reconstruir a superfície 
condilar, tais como cunhas ou enxertos 
[5,7,8]. Pequenos defeitos podem ser 
tratados com osso granulado, onde ensaios 
mecânicos indicam uma relativa 
estabilidade inicial no caso destes serem 
limitados a um lado condilar [33]. No caso 
de defeitos mais extensos, parece existir 
consenso quanto à utilização de hastes para 
garantir uma boa estabilidade, protegendo 
os eventuais enxertos ósseos utilizados de 
falência por fractura, desintegração ou 
inexistência de ligação [27]. No entanto, o 
uso de hastes parece estar associado ao 
fenómeno de stress shielding, identificado 
em alguns estudos por elementos finitos e 
experimentais de medição de deformações 
em osso cadavérico [22,34,35]. Junta-se a 
isto a concentração de tensões na 
extremidade da haste, que clinicamente se 
manifesta por sensação de dor [2]. Estas 
questões e a experiência da artroplastia total 
da anca levaram a que a maior parte destas 
hastes sejam fabricadas em ligas de titânio. 
Contudo, existe pouca evidência clínica 
para concluir que o fenómeno de stress 
shielding é um modo de falência na revisão 
da artroplastia do joelho. O que é ainda 
bastante controverso é o tipo da fixação das 
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hastes intramedulares nos resultados das 
artroplastias de revisão [11,19,36]. Estas 
hastes podem ser cimentadas ou do tipo 
press-fit. Nas hastes cimentadas, a fixação 
ao osso é assegurada por um manto de 
cimento entre a haste e o osso; nas hastes 
longas press-fit a fixação é estabelecida 
através do canal intramedular estando estas 
em contacto directo com o osso na zona da 
diáfise. Alguns investigadores mostraram 
grande estabilidade e micromovimentos de 
menor amplitude quando as hastes são 
cimentadas [3,17]. Albrektsson e al [1] 
mostraram, contudo, que hastes não 
cimentadas longas permitem uma boa 
estabilidade e menor amplitude de 
afundamento através de uma análise 
experimental por radioesterometria. Jazrawi 
et  al [12], num estudo experimental com 
uma tíbia cadavérica, revelaram que hastes 
longas não cimentadas providenciam uma 
estabilidade equivalente a hastes curtas 
totalmente cimentadas, sem incremento do 
efeito de stress shielding na zona proximal. 
Vince e Long [37] relatam uma baixa 
incidência de descolamento quando hastes 
cimentadas são utilizadas com componentes 
tíbias de restrição condilar em varus/valgus. 
Alguns cirurgiões relatam que o uso de 
hastes não cimentadas press-fit não está 
associado a um rácio elevado de perda do 
implante por descolamento. O uso de hastes 
totalmente cimentadas oferece a vantagem 
teórica de permitir aumentar a área de 
contacto entre a haste e o osso, e permitem 
igualmente uma melhor acção antibiótica já 
que o antibiótico se encontra misturado no 
cimento, reduzindo a probabilidade de 
infecção. As hastes cimentadas também 
oferecem ao cirurgião uma maior liberdade 
de posicionamento do componente tibial ou 
femoral na superfície condilar devido a este 
posicionamento não ser imposto como nos 
caso das hastes press-fit pelo canal 
intramedular [3-14]. A desvantagem teórica 
deste tipo de fixação prende-se com um 
efeito de stress shielding supostamente 
mais extenso, que tem sido apontado como 
um dos motivos para evitar o uso de hastes 
totalmente cimentadas [7]. No entanto, a 
maior objecção para o uso das hastes 
totalmente cimentadas está na dificuldade 
de remoção dos componentes e respectivo 
cimento no caso de ser necessário realizar 
um cirurgia de revisão [7]. As hastes longas 
press-fit que se estendem até a zona da 
diáfise são de mais fácil remoção sem 
destruição do osso e permitem igualmente 
um alinhamento mais consistente do 
componente tibial ou femoral nas direcções 
antero-posterior e medial-lateral quando 
comparadas com hastes press-fit curtas ou 
hastes cimentadas [16]. O melhor 
alinhamento só é conseguido por vezes com 
recurso a acessórios montados entre a haste 
e o componente femoral ou tibial, que 
permitem centrar a haste com a diáfise do 
osso e a centragem dos componentes com 
as superfícies proximais do fémur ou tíbia. 
Por vezes, sem a utilização destes 
acessórios é impossível garantir uma boa 
centragem dos componentes relativamente 
às superfícies de apoio, já que o eixo da 
diáfise está anatomicamente descentrado 
relativamente às respectivas superfícies 
condilares. 
Devido às enumeras, aparente, vantagens 
das hastes de revisão do tipo press-fit, o 
conceito de fixação híbrida na revisão da 
artroplastia total do joelho tem emergido. 
Este procedimento consiste em restringir a 
zona cimentada à superfície condilar e da 
metafíse do osso em contacto com os 
componentes tibial ou femoral e o uso de 
hastes longas press-fit encaixadas na zona 
da diáfise do osso [11,30]. Alguns 
resultados usando esta técnica têm sido 
favoráveis [11]. Haas et al [11] referem 
84% dos casos com bons e excelentes 
resultados e apenas 8% de insucessos a 42 
meses após revisão utilizando a fixação 
híbrida. No entanto, 20% dos pacientes 
revelaram dores na extremidade da haste 
com este tipo de fixação.  
Embora as hastes inseridas com cimento 
tenham sido sujeitas a análises 
biomecânicas que evidenciam stress 
shielding na zona da metafise, carga 
transferida para o osso cortical na zona 
mais distal e melhoramento da estabilidade 
[35,34,38,39], menos estudos do mesmo 
tipo foram efectuados para as hastes não 
cimentadas do tipo press-fit [12]. Esta área 
é clinicamente importante devido ao 
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descrito anteriormente e o uso de hastes 
cimentadas tem vindo ser evitada [40]. Isto, 
essencialmente, devido à dificuldade de 
retirada do cimento do interior do osso no 
caso de ser necessária um revisão e ao 
efeito de stress shielding na zona proximal 
da tíbia ou distal no caso do fémur, 
resultando a longo prazo numa possível 
reabsorção óssea e possível falha de 
sustentação para o implante. Existem 
alguns estudos clínicos que relatam 
resultados satisfatórios com ambos os tipos 
de fixação das hastes, totalmente 
cimentadas ou press-fit [23,32, 41,42]. O 
criticismo a estes estudos é dirigido ao 
pequeno número de pacientes, curtos 
períodos de acompanhamento, ou inclusão 
de pacientes com artroplastias primarias 
complexas. Os autores destes estudos 
reportaram a presença de linhas de 
radioluscência adjacentes às hastes, mas 
não foram capazes de correlacionar essas 
linhas com resultados radiográficos ou 
clínicos. Mesmo em alguns estudos 
experimentais, as conclusões são 
antagónicas como os exemplos mais 
evidentes dos artigos de Jazrawi et al [12] e 
Yoshi et al [43], onde mostram uma certa 
correlação entre a estabilidade do 
componente tibial e o comprimento das 
hastes press-fit. Stern et al [17], contudo 
refutam que o uso de hastes longas aumente 
a estabilidade do componente tibial.  
Os estudos numéricos [18,22,44-52] com 
base nos elementos finitos permitiram 
comparar diferentes geometrias de 
implantes e também hastes. Estes 
mostraram que as hastes reduzem os níveis 
de tensão no cimento [46,53]. Lewis et al 
[48], num modelo axi-simétrico plano, 
comparam vários comprimentos de hastes e 
diâmetros, assim como espessuras dos 
componentes tibiais. Eibeck et al [51] 
comparam vários comprimentos de haste 
em próteses do tipo charneira. Um estudo 
tridimensional de Lewis et al [45] compara 
várias configurações dos pratos tibiais onde 
inclui uma solução com haste central sobre 
a acção de várias configurações de carga. 
Huiskes [54] e Bartel [55] analisaram de 
forma mais genérica e vocacionada para 
artroplastia da anca o efeito do uso de 
hastes nos estados de tensão e deformação 
no osso. Um estudo mais detalhado e 
dirigido à analise do comprimento das 
hastes nas tensões da tíbia proximal foi 
realizado por Askew et al [47], sendo este 
estudo exclusivamente realizado para uma 
haste completamente cimentada. 
Rakptomanana et al [56], comparam um 
prato tibial com haste curta central com 
outro sem haste mas com pegas laterais em 
termos de micromovimentos nas interfaces 
implante-osso. Estudos mais recentes de 
Van Lenthe et al [18] analisaram o efeito da 
utilização de hastes em termos de diâmetro 
e condições de interface na remodelação 
óssea da zona distal do fémur. Nyman et al 
[57] analisam os efeitos em termos de 
remodelação óssea da utilização de 
parafusos nas extremidades de hastes 
longas press-fit. Estes estudos numéricos 
apesar de bastante úteis para a compreensão 
do fenómeno de transferência de carga com 
a utilização das hastes tornam difícil a 
comparação dos resultados entre si, já que 
comparam diferentes tipos componentes 
tibiais ou femorais, hastes de diferentes 
formas e comprimentos, diferentes 
propriedades mecânicas do osso e 
componentes, diferentes condições de 
interface entre os diferentes componentes e 
osso e condições de carga diferentes. 
Nenhum dos estudos numéricos 
referenciados compara uma mesma 
geometria de componente tibial ou femoral 
e o mesmo posicionamento deste na 
superfície articular com hastes cimentadas e 
hastes longas press-fit. Tal como já 
acontecia no caso dos já referenciados 
estudos de base clínica e experimental, é 
difícil mesmo com estes estudos numéricos, 
obter resultados conclusivos sobre o efeito 
da utilização das hastes cimentadas e longas 
press-fit na revisão da artroplastia total do 
joelho. 
A maioria dos estudos clínicos, 
experimentais (in vitro ou cadáver) e 
numéricos foram realizados para o estudo 
do componente tibial sendo este facto 
justificado pela maior taxa de perda deste 
relativamente ao componente femoral.  
Poucos estudos têm sido vocacionados 
para a análise do fémur, especialmente 
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aquando da utilização de hastes na revisão 
da artroplastia total do joelho. Alguns 
estudos de base numérica realizados por 
van Loon et al [58], Tissakht et al [59] e 
van Lenthe et al [18,60] avaliaram os 
efeitos de stress shielding no fémur distal e 
tentaram correlacionar com a reabsorção 
óssea evidenciada em alguns estudos 
clínicos. Sabemos que os resultados dos 
modelos numéricos estão bastante 
dependentes das diferentes condições 
consideradas durante a construção destes 
tais como: geometria, propriedades dos 
materiais, condições de interface entre os 
diferentes componentes assim como as 
condições de fronteira aplicadas aos 
modelos. Nenhum dos estudos numéricos 
referenciados foi validado ou comparado 
com modelos experimentais in vitro ou in 
vivo.  
Tendo em conta o descrito, o objectivo 
fundamental deste estudo consistiu de 
forma experimental in vitro avaliar o efeito 
de stress shileding no fémur aquando da 
utilização de diferentes tipos de hastes 
(cimentada e press-fit) com o mesmo tipo 
de componente femoral e o mesmo 
posicionamento relativo entre este e o 
fémur.  
Ao conhecimento dos autores nenhum 
estudo publicado procede a uma avaliação 
experimental do efeito de stress shielding 
no fémur aquando da utilização de 
diferentes tipos de haste na revisão da 
artroplastia total do joelho, o que valida a 
pertinência da publicação deste estudo. 
A avaliação do efeito de stress shielding 
no fémur foi realizada medindo a extensões 
na superfície de modelos experimentais 
utilizados.  
Existe um número de trabalhos de 
biomecânica experimental nos quais as 
extensões são medidas na superfície do 
osso cadavérico ou em material compósito. 
Observam-se especialmente no caso de 
análise do fémur proximal [61-69], para 
estudo das alterações de carga aquando da 
implantação de próteses da anca e 
essencialmente para observação do efeito 
de stress shielding nesta articulação; 
também no caso da tíbia proximal [70-73], 
para estudo das alterações de carga pela 
introdução de próteses do joelho e durante 
actividades fisiológicas. 
Pode observar-se numa revisão às 
aplicações das várias formas de medição 
das extensões em biomecânica em Little et 
al [74] que o uso de extensómetros é o 
método mais comum utilizado nas 
investigações de biomecânica, abrangendo 
mais de 90% dos trabalhos experimentais 
realizados. A principal vantagem deste 
processo é a sua relativa simplicidade de 
aplicação, embora sejam necessários alguns 
cuidados para minimizar erros. 
É notório que a medição com rosetas tri-
axiais de extensómetros permite a obtenção 
da informação suficiente e necessária para 
descrever, completamente, o tensor das 
deformações na superfície de um modelo, 
sendo importante para a validação de 
modelos de elementos finitos. Contudo, a 
utilização de rosetas tri-axiais resulta mais 
dispendiosa do que o uso de extensómetros 
uniaxiais e a sua aplicação requer um 
número bem maior de canais no sistema de 
aquisição de dados e o seu pós-
processamento torna-se mais complexo. 
Numa análise à literatura existente, 
realizada por Cristofolini et al [69], onde se 
agruparam os trabalhos de acordo com o 
tipo de extensómetros aplicados (uniaxiais, 
bi-axiais ou tri-axiais), observa-se que o 
peso de utilização dos tipos uniaxial e tri-
axial é aproximadamente idêntico, 
representado o bi-axial apenas um quarto 
do total das aplicações. 
Este trabalho comparativo foi realizado 
para o caso do fémur na situação de intacto 
(sem componente femoral), com 
componente femoral, com haste cimentada 
e com haste press-fit (figura 1) e baseou-se, 
essencialmente, na medição experimental 
das extensões obtidas nas superfícies distal 
do fémur, para diversas configurações de 
carga, comparando depois estes resultados 
com o modelo do fémur intacto de forma a 
quantificar as diferenças na extensões na 
diferentes posições onde estas foram 
medidas, avaliando o efeito de strain 
shielding. Para este trabalho, a opção recaiu 
na utilização de rosetas tri-axiais. Ainda, 
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como o objectivo predominante deste 
trabalho consistiu na comparação dos 
resultados dos ensaios in vitro, o uso de 
rosetas tri-axiais elimina os desvios que 
possam existir relativamente à orientação 
dos extensómetros uniaxiais, já que a 
informação a ser comparada são as 
extensões principais, num dado ponto da 
superfície, que são independentes da 










        
 
Fig 1 – Imagens do componente femoral e hastes 
cimentada e press-fit utilizadas no estudo. 
 
2. MATERIAIS E MÉTODOS 
Foram utilizados, neste trabalho, quatro 
fémures em material compósito (modelo 
3306 esquerdos, Pacific Research Labs, 
Vashon Island, WA, USA, fabricados em 
fibra de vidro curta, reforçados com resina 
de epóxido e espuma de poliuretano). 
Estudos prévios [75-77] mostraram que o 
uso destes tipos de modelos permite 
apresentar uma distribuição de extensões 
idênticas às ocorridas segundo cargas de 
flexão, torção e compressão no fémur 
humano e, segundo Heiner et al [76], a 
repetição dos resultados entre testes, no 
mesmo modelo, é superior à dos modelos 
cadavéricos, entre 0.5% e 7.8%. Os 
mesmos autores referem que a variabilidade 
entre modelos é baixa, na ordem dos 4.5%, 
e por esse motivo estes têm sido largamente 
utilizados em estudos experimentais de 
biomecânica. 
No caso dos modelos com implante, três 
fémures, foram utilizados os implantes do 
modelo P.F.C Sigma Modular Knee System 
(Depuy International, Inc 
Johnson&Johnson – Warsaw / Indiana). Na 
tabela 1 é apresentado o material 
implantado em cada um dos modelos do 
fémur, assim como o tipo de cimento 
utilizado.  
Em todos os modelos, antes da execução 
das cirurgias in-vitro para a colocação dos 
implantes tibiais e femorais, foram 
marcados com um sistema de eixos nas 
superfícies do fémur distal para permitir um 
correcto alinhamento e posicionamento das 
rosetas. Os fémures foram preparados com 
10 rosetas tri-axiais a 45º (KFG-3-120-
D17-11L3M2S, Kyowa Electronic 
Instruments Co., Ltd., Japan). A técnica 
utilizada para a aplicação das rosetas à 
superfície dos modelos é descrita por 
Cordey et al [78] e consistiu numa 
preparação prévia com lixa P400 nas zonas 
de aplicação das rosetas, seguida de um 
desengorduramento da superfície com 
acetona e aplicação de um gota de adesivo 
de cianoacrilato para finalmente colocar a 
roseta com uma ligeira pressão de cerca de 
um minuto, até secagem completa do 
adesivo. 
 
Tabela 1 – Dimensões e especificações dos 
componentes utilizados. 
Modelo
Componente de base 










Componente femoral  
Tamanho 4 – Co-Cr-Mo 
71mm M/L – 65mm A/P 
Para sacrifício do ligamento 
cruzado posterior 








t Componente femoral  
Tamanho 4– Co-Cr-Mo 
71mm M/L – 65mm A/P 
















Componente femoral  
Tamanho 4– Co-Cr-Mo 
71mm M/L – 65mm A/P 







As rosetas foram coladas a 2 níveis, 
respectivamente a 84mm e 135mm da 
superfície condilar mais distal nos aspectos 
anterior (A2 e A3) e posterior (P2 e P3) e 
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a 3 níveis, respectivamente 60mm, 84mm e 
135mm da superfície condilar, como mostra 
a figura 2. 
Procurou-se alinhar o extensómetro 
intermédio da roseta εb com as verticais do 
fémur (figura 2). Antes das medições, para 
todas as rosetas, foram verificadas a 
continuidade eléctrica e a resistência 




Fig 2 – Posição e orientação das rosetas tri-axiais no 
fémur. 
 
Todas as rosetas foram ligadas a um 
sistema de aquisição de dados Spider 8 da 
HBM (Hottinger Baldwin Messtechnik 
GmbH, Germany), estando este ligado a um 
PC HP Centrino a 1.7MHz e 2GB de RAM 
onde os resultados foram tratados e 
guardados por intermédio da aplicação 
Catman da HBM. 
O processo cirúrgico (figura 3) para 
colocação do componente femoral e 
respectivas hastes foi realizado por um 
cirurgião com bastante experiência na 
artroplastia total do joelho e sempre 
recorrendo a todo o sistema instrumental de 
guiamento e corte fornecido pelo fabricante 
dos implantes. Após a colocação dos 
implantes foram realizadas radiografias 
(figura 3) e TAC’s aos modelos para 
confirmar o seu correcto posicionamento.  
Na figura 4 é representada 
esquematicamente o posicionamento da 
extremidade de cada modelo com haste 
cimentada e press-fit relativamente ao osso 
esponjoso e osso cortical. 
 
Fig 3 – Processo cirúrgico no fémur in-vitro. 
 
A fixação dos fémures realizou-se 
através de um sistema mecânico para a zona 
proximal do trocanter, em que o eixo do 
fémur se posiciona perpendicularmente 
(figura 5) à base do sistema de fixação.  
Para permitir a aplicação das cargas nos 
côndilos medial e lateral dos fémures 
intacto e com implantes aplicaram-se, 
aproximadamente nos seus centros, 
adaptadores com a forma convexa dos 
condilos do fémur intacto ou do 
componente femoral do lado inferior e um 
apoio para uma esfera de carregamento do 
lado superior. Este adaptador foi colado a 
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cada côndilo do implante femoral com 
adesivo epóxido (figura 5). 
Durante as actividades normais, o fémur 
está sujeito a cargas de compressão, flexão 
e torção. Apesar de todos estes tipos de 
carga estarem presentes ao nível do joelho, 
isto é, na zona da tíbia proximal e do fémur 
distal, o esforço mais importante observado 
nesta articulação é o de compressão entre  a 
 
Fig 4 – Representação esquemática da interface osso 
haste na zona da extremidade. 
 
tíbia e o fémur. A direcção das cargas 
aplicadas nos côndilos medial e lateral foi a 
do eixo anatómico do fémur (figura 6).  
Os sistemas de fixação da extremidade 
proximal do fémur foram montado, à vez, 
sobre a máquina de ensaios (concepção 
própria do Laboratório de Biomecânica do 
Departamento de Engenharia Mecânica da 
Universidade de Aveiro) na sua parte 
inferior, ficando livres para a aplicação das 
cargas na zona distal do fémur, como 
mostra a figura 6. Esta máquina está ligada 
a um computador e através da aplicação 
Dbase é possível controlar a força e a 
frequência da carga aplicada, assim como a 
posição e a velocidade do carregamento. 
A carga foi transmitida aos adaptadores 
de carregamento dos modelos através de 
uma esfera com deslocamento 
exclusivamente vertical, já que esta se 
encontra encaixada num orifício de uma 
placa que está rigidamente ligada à guia 
móvel da máquina de ensaio, onde se 
encontra instalada uma célula de carga 
(AEP TC4 1T Modena Itália) que, por sua 
vez, está solidária à haste do cilindro 
pneumático que fornece a força ao sistema, 
como apresentado na figura 6. 
 
Figura 5 - Sistemas de fixação mecânica do fémur 
intacto (esquerda) e com implante (direita) na zona 
proximal. 
 
3. PROCEDIMENTO DO ENSAIO EX-
PERIMENTAL 
Os modelos sujeitos à cirurgia in vitro 
para a colocação dos implantes foram todos 
sujeitos ao mesmo tipo de carregamento na 
situação de modelo intacto, antes da 
colocação dos implantes. Este 
procedimento permitiu o registo das 
extensões no mesmo modelo no estado de 
intacto e após colocação dos implantes.
 Foram observados cuidados especiais 
durante o processo cirúrgico de forma a 
garantir um posicionamento idêntico do 
componente femoral em todos os modelos, 
assim com evitar o dano das rosetas tri-
axiais já coladas nos modelos, verificando-
se a continuidade eléctrica e a resistência 
interna, após cirurgia. 
Os fémures instrumentados com rosetas 
foram montados sobre a máquina de ensaios 
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e posicionados como anteriormente 
descrito. 
O tipo de carga utilizado para o fémur é 
representativo de um joelho em total 
extensão, na fase de apoio do pé, a 45% de 
um ciclo de caminhada normal de uma 
pessoa de  aproximadamente 70 kg, onde as 
 
Fig 6 – Dispositivo experimental usado para o 
carregamento dos fémures. 
 
forças registadas na interface tíbia-
fémursão cerca de 3 vezes o peso do corpo 
[79,80]. Esta carga de 2,1 kN é distribuída 
entre os dois côndilos medial e lateral do 
fémur de modo não uniforme. A carga no 
côndilo medial representa 60% da carga 
total e o côndilo lateral recebe os restantes 
40% [79].  
Para cada tipo de modelo (intacto, 
componente femoral e hastes) foram 
realizados carregamentos independentes 
sobre os côndilos mediais e, 
posteriormente, sobre os côndilos laterais. 
Os carregamentos foram realizados a 0º 
com o eixo anatómico do fémur. Os níveis 
de carregamento utilizados em cada côndilo 
foram de 580N, 870N, 1160N e 1450N. 
Estes níveis de força estão dentro do campo 
fisiológico de esforço sobre o joelho, que 
pode variar entre três e oito vezes o peso do 
corpo, segundo Morrisson [79] e 
Harrington [80], em função da actividade 
desenvolvida. 
Para cada nível de força aplicada a cada 
côndilo o carregamento foi feito de acordo 
com a sequência apresentada na tabela 2. 
Tabela 2 – Sequência de carregamento e 
descarregamento dos modelos experimentais. 
Período Descrição Tempo
A Condicionamento à carga de ensaio 1min
B Descarregamento e relaxamento, 4min
C Realização do zero aos extensómetros 15s
D Carregamento até carga de ensaio a 60N/s 10s-22s
E Estabilização da carga sobre o modelo 4min
F Registo dos valores das extensões em Pc 1s
G Descarregamento e relaxamento 4min
H Registo dos valores da extensão residuais em Pc 1s
I Intervalo entre carregamentos 20min
 
 
O tempo do período E (estabilização da 
carga sobre o modelo) está relacionado com 
o comportamento viscoelástico dos 
modelos compósitos e é aconselhado por 
Cristofolini et al [81]. 
O registo das extensões, após 
descarregamento, serviu para garantir a 
inexistência de deformação permanente no 
modelo. A temperatura a que se realizaram 
os ensaios foi controlada, situando-se entre 
20ºC e 22ºC. 
A sequência descrita foi repetida cinco 
vezes para cada nível de carga aplicado a 
cada côndilo de cada modelo. Para cada 
registo efectuado, das 3 extensões a 45º (εa, 
εb e εc) de cada roseta de extensómetros, 
foram calculados os valores das extensões 
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Após o cálculo das extensões principais, 
para cada uma das cinco medições 
realizadas, determinaram-se os valores 
médios dos 5 valores calculados, assim 
como o desvio padrão para cada roseta, 
côndilo, carga e modelo. Determinou-se os 
valores de significância (p) entre as médias 
do modelos com implante relativamente ao 
modelo intacto. Devido ao facto de os 
carregamentos terem sido realizados 
independentemente no côndilo medial e 
posteriormente no côndilo lateral, utilizou-
se o principio da sobreposição de efeitos 
para simular o estado de deformação do 
fémur sob condições fisiológicas com 
aplicação simultânea de carga nos condilos 
medial e lateral (60%-40%). Determinaram-
se os desvios quadráticos médios (RMSE) 
entre as deformações dos modelos com 
implante e o intacto. 
 
4. RESULTADOS 
Os desvios padrão observados após os 
cinco carregamentos para os quatro níveis 
de forças aplicadas (580N, 870N,1160N e 
1450N) na tíbia e no fémur, para todos os 
modelos analisados, são inferiores a 5% da 
média das deformações principais. Este 
valor é superior para o caso em que as 
deformações médias são inferiores a 80x10-
6 m/m. Estes desvios padrão estão de 
acordo com Heiner et al [76] e Cristifolini 
et al [75]. Os coeficientes de regressão 
linear entre os valores das deformações 
principais mínimas e máximas e os 
diferentes níveis de carga aplicados 
evidenciaram que as correlações mais 
elevadas são obtidas para as deformações 
principais mínimas sendo R2≥0.92, 
ocorrendo a excepção para os casos em que 
a deformação média dos diferentes níveis 
de carregamentos foi inferior a -40x10-6 
m/m. No caso da deformações principais 
máximas o valor de correlação foi sempre 
superior a R2≥0.88, ocorrendo igualmente a 
excepção para casos em que a média das 
deformações foi inferior a 40x10-6m/m 
Estes valores de correlação oferecem uma 
boa indicação sobre a resposta linear dos 
modelos para os níveis de carga aplicados 
assim como uma validação da sequência de 
carregamento adoptada. 
Uma análise à média e desvio padrão nos 
diferentes níveis de carga e tipo de 
carregamento (medial e lateral) entre os 4 
modelos intactos (três antes de efectuar a 
cirurgia in vitro) evidenciaram um desvio 
padrão relativo à média inferior de 11%. No 
entanto, para valores de deformação 
inferiores a 40x10-6m/m os desvios 
relativos foram superiores. Tendo em conta 
este desvio relativo e que o efeito de stress 
shielding foi analisado para as cargas 
médias aplicadas (870N e 1160N), o valor 
de comparação do fémur intacto comum a 
todos os modelos com implante foi o valor 
médio dos quatro modelos do fémur intacto 
analisados. Na figura 7 e 8 encontram-se os 
resultados médios obtidos para as diferentes 
posições das rosetas e nível de carga para o 































































































Fig 7 - Valor médio das extensões experimentais no 
fémur com carregamento no côndilo medial. 
 
Procedeu-se a uma avaliação da 
significância estatística das diferenças das 
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1160N e 1450N) de carregamento nas 
diferentes posições das rosetas entre os 
modelos com implantes e o modelo do 
fémur intacto. Os valores p da tabela 3 
representam a probabilidade de as médias 
das duas amostras comparadas pertencerem 
à mesma população para o caso do 
carregamento medial. Para isso utilizou-se 
o teste de significância t-teste para amostras 
independentes, representando uma 
diferença significativa os valores de p<0.05 
(quanto mais baixo o valor de p maior é a 





























































































Fig 8 - Valor médio das extensões no fémur com 
carregamento no côndilo lateral. 
 
Tabela 3 - Valores p de significância das diferenças 
da média das extensões dos quatro carregamentos 
medial, para o fémur nos modelos com implante 
relativamente ao fémur intacto. 
 
O efeito de stress shielding ou neste caso 
de strain shielding, foi avaliado a partir das 
diferenças entre os valores das deformações 
principais nas diferentes posições nos 
modelos com implante relativamente ao 
modelo intacto para dois níveis de carga. 
Assim foram directamente comparados os 
valores das deformações principais para a 
carga de 870N com carregamento lateral e 
1160N com carregamento medial. A 
escolha destes valores teve como objectivo 
avaliar o efeito de strain shielding para as 
cargas fisiológicas (3 vezes o peso do 
corpo) sobre o joelho na repartição de 40-
60% entre o côndilo lateral e medial. 
Nas figuras 9 e 10 encontram-se os 
valores obtidos no modelo intacto e nos 
modelos com implante de forma a ter uma 
melhor percepção dos desvios das 
deformações principais dos modelos com 
implante relativamente ao modelo intacto. 
No sentido de avaliar qual dos modelos 
com implante mais se afasta dos valores das 
deformações principais do modelo intacto, 
foram calculados os desvios quadráticos 
médios (RMSE) das deformações entre o 
modelo com implante e o intacto para todas 
as posições analisadas. Estes foram 


























Fig 9 – Valores de deformações principais para os 
modelos intacto e com implantes para carregamento 
no côndilo lateral de 870N. 
Roseta M0 M1 M2 P1 P2 L0 L1 L2 A1 A2
Implante 
base 0,005 0,003 0,001 0,030 0,071 0,016 0,005 0,009 0,001 0,001
Press-fit 0,011 0,015 0,010 0,010 0,003 0,012 0,001 0,003 0,017 0,007
ε 1
 
 Cimentada 0.006 0,007 0,018 0,001 0,024 0,006 0,008 0,007 0,006 0,011
Implante de 
base 0,004 0,044 0,001 0,024 0,370 0,012 0,024 0,015 0,001 0,141
Press-fit 0,001 0,004 0,008 0,007 0,006 0,231 0,004 0,015 0,015 0,008ε 2
 




































































Fig 10 – Valores de deformações principais para os 
modelos intacto e com implantes para carregamento 
no côndilo medial de 1160N. 
modelo, lado (medial. lateral, anterior e 
posterior) e deformação principal, assim 
como o desvio quadrático médio de todos 
os tipos de deformações e posições (RMSE 
total ε1_ε2). 
Pelo motivo de o dispositivo de ensaios 
utilizado não permitir realizar de forma 
simultânea o carregamento sobre o côndilo 
medial e lateral com cargas diferentes 
procedeu-se a aplicação do principio da 
sobreposição de efeitos somando as 
deformações de cada extensómetro da 
roseta tri-axial obtidas no caso de carga 
lateral com 870N e medial com 1160N. 
Esta sobreposição permite avaliar os 
valores das deformações principais na 
situação de repartição de carga fisiológica 
(40% lateral e 60% medial) já descrita.  
Na figura 11 encontram-se os resultados 
da sobreposição de efeitos dos modelos 
com implante e intacto para as diferentes 
posições analisadas. Tal como para os casos 
anteriores de cargas independentes no côn-
dilo medial e lateral avaliou-se o RMSE pa-
ra esta situação de  carga (tabela 6) que  não 
 
Tabela 4 – Valores dos desvio quadrático médio 
para o carregamento lateral entre os modelos de 
implante e intacto 
Implante base Press-fit Cimentada RMSE 
(x10-6)m/m ε1 ε2 ε1 ε2 ε1 ε2 
Medial 89 21 55 25 28 27 
Posterior 9 49 20 60 4 44 
Lateral 118 79 107 161 46 101 
Anterior 61 18 21 53 27 9 
Total 85 50 67 96 32 61 
Total (ε1_ε2) 70 83 48 
 
Tabela 5 – Valores dos desvios quadráticos médios 
para o carregamento medial entre os modelos de 
implante e intacto 
Implante base Press-fit Cimentada RMSE 
(x10-6)m/m ε1 ε2 ε1 ε2 ε1 ε2 
Medial 108 174 64 177 44 154 
Posterior 35 116 75 229 48 118 
Lateral 87 30 51 16 51 69 
Anterior 44 43 80 70 47 40 
Total 80 111 66 145 47 108 










M0 M1 M2 P1 P2 L0 L1 L2 A1 A2
ε1 implante base ε2 implante base ε1 haste cimentada
ε2 haste cimentada ε1 haste press-fit ε2 haste press-fit
ε1 intacto ε2 intacto
ε1
ε2
Lateral - 870N + Medial - 1160N
 
Fig 11 – Valores de deformações principais para os 
modelos intacto e com implantes aplicando o 
principio da sobreposição de efeitos. 
 
Tabela 6 – Valores dos desvios quadráticos médios 
para o caso de sobreposição de efeitos entre os 
modelos com implante e intacto. 
Implante base Press-fit Cimentada RMSE 
(x10-6)m/m ε1 ε2 ε1 ε2 ε1 ε2 
Medial 60 67 58 295 58 300 
Posterior 61 111 33 238 123 148 
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Anterior 19 13 72 97 58 47 
Total 80 67 84 204 70 195 
Total (ε1-ε2) 74 156 146 
 
não foi possível realizar 
experimentalmente. Avaliou-se os desvios 
por lado do fémur (assim como por tipo de 
deformação e globalmente por tipo de haste 
tendo em conta os desvios de ambos os 
tipos de deformações principais. 
Na tabela 7 estão indicadas as médias de 
todas as deformações principais dos 
modelos analisados assim como o sentido 
da variação da média dos modelos com 
implante relativamente ao modelo intacto 
de forma a facilitar a análise do 
comportamento dos modelos. Embora estes 
resultados devam ser analisados tendo em 
conta os desvios RMSE descritos 
anteriormente.  
Tabela 7 – Média das deformações principais para 
toadas as posições e o sentido da variação da média 
dos modelos com implante relativamente ao modelo 
intacto. 
Caso de carga Intacto Implante base  Press-fit Cimentada
(x10-6m/m)   ε1  ε2   ε1   ε2  ε1   ε2  ε1 ε2  
Lateral 86 -191 117 -185 109 -146 93 -156
Variação / 
intacto     + - + - + - 
Medial 145 -327 183 -347 134 -224 146 -248
Variação / 




122 -419 170 -402 140 -281 136 -309
Variação / 
intacto     + - + - + - 
 
5. DISCUSSÃO 
Os resultados obtidos revelam uma boa 
repetibilidade dos modelos com e sem 
implante onde após os cinco carregamentos 
para cada nível de carga, os desvios padrão 
relativos das deformações principais foram 
inferiores a 5%. Os quatro modelos de 
fémur intacto (três antes da cirurgia in-vitro 
para colocação do implante) evidenciaram 
entre si desvios padrão relativos em cada 
roseta inferior a 11%. Este valor indica uma 
boa capacidade de reprodutibilidade do 
método de ensaio para os quatro fémures 
intactos assim como uma boa precisão do 
posicionamento das rosetas triaxias nos 
diferentes modelos. Os posicionamentos 
entre os diferentes fémures intactos 
aumentaria por si só os desvios, assim o 
desvio relativo de 11% comporta o desvio 
inerente ao posicionamento das rosetas na 
superfície dos modelos bem como a 
capacidade de reprodutibilidade do método 
de ensaio experimental. 
Os modelos revelaram igualmente uma 
boa correlação entre os valores médios das 
deformações principais e a carga aplicada 
(quatro níveis) com valores de correlação 
R2>0.88 para as deformações principais 
máximas e R2>0.92 para as deformações 
principais mínimas (ε2). A menor 
correlação para as deformações principais 
máximas (ε1) poderá ter uma eventual 
explicação nos menores valores absolutos 
obtidos neste tipo de deformação, pois as 
deformações principais mínimas (ε2) são as 
de maior grandeza justificada pela grande 
parte da superfície dos modelos estarem 
sujeitos as esforços de compressão. 
Igualmente poderá ter resposta no material 
compósito dos modelos que eventualmente 
terá uma melhor resposta em termos de 
linearidade para esforços de compressão do 
que de tracção. 
Relativamente aos valores das 
deformações principais (figuras 7 e 8) 
obtidas nos carregamentos condilares 
(lateral e medial), estes mostram que a 
média das deformações principais mínimas 
são mais elevadas nas rosetas 
correspondentes ao lado do côndilo 
carregado e a média das deformações 
principais máximas foram mais elevadas do 
lado oposto ao côndilo carregado, assim no 
carregamento no côndilo lateral a média das 
deformações principais mínimas foram 
mais elevadas no lado lateral e a média das 
deformações principais máximas foram 
mais elevadas no lado medial, para o 
carregamentos no côndilo medial aconteceu 
o inverso. Este comportamento tem a ver 
com o facto de a carga aplicada ser 
excêntrica relativamente a zona de 
encastramento dos modelos. Assim, estas 
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cargas originam esforços de flexão no 
modelo originando deformações de 
compressão ou tracção em função do lado 
analisado relativamente ao eixo neutro do 
modelo. No terceiro caso de carga analisado 
onde foi aplicado o princípio da 
sobreposição de efeitos, este tipo de 
comportamento é menos evidente devido a 
resultante da cargas sobrepostas passar 
junto ao eixo geométrico do modelo. 
No início deste trabalho experimental 
colocou-se aos autores uma questão que 
poderia por em causa o objectivo principal 
do estudo: Será possível detectar diferenças 
estatisticamente significativas nas 
deformações principais na superfície deste 
tipo de fémur compósito entre os modelos 
com implante e o modelo intacto?  
Para responder a esta questão foram 
analisadas as médias dos quatro níveis de 
carregamento para os modelos com 
implante e avaliada do ponto de vista 
estatístico até que ponto as médias obtidas 
nas diferentes posições das rosetas eram 
significativamente diferentes das do modelo 
intacto para os dois tipos de deformações 
principais (ε1 e ε2) para o caso de 
carregamento medial (tabela 3). De todas as 
posições analisadas apenas a posição P2 
para o caso do implante de base (sem haste) 
para ambos os tipos de deformação, posição 
L0 para a haste press-fit e deformação ε2 e 
A2 para o implante de base e haste 
cimentada para a deformação ε2 revelaram 
não haver diferenças significativas (p>0.05) 
das médias dos quatro níveis de 
carregamentos relativamente ao modelo 
intacto. Estes resultados estão de acordo 
com a figura 7 onde nestas posições para os 
tipos de deformações descritas as diferenças 
são mínimas entre os modelos com 
implante e o modelo intacto. O 
comportamento foi idêntico para o 
carregamento no côndilo lateral. Assim 
podemos concluir que a introdução do 
implantes altera de forma significativa os 
níveis das deformações principais em 
grande parte da superfície do fémur distal 
relativamente ao modelo sem implante.  
A avaliação do efeito de strain shileding 
na superfície dos fémures foi realizada 
através da quantificação das diferenças 
entre as deformações principais dos 
modelos com implante relativamente ao 
modelo intacto. Esta quantificação foi 
realizada para cada caso de carga, por 
modelo e lado (medial, posterior, lateral e 
anterior) analisado e tipo de deformação 
principal.  
 
4.1 Carga no côndilo Lateral (870N) 
No lado medial foi o implante de base 
que teve o maior desvio RMSE (89x10-
6m/m) (tabela 4) para as deformações 
principais máximas (ε1) onde estas foram 
em média mais elevadas que as do modelo 
intacto. Para as deformações principais 
mínimas (ε2) foi o modelo de haste 
cimentada que teve o valor de RMSE mais 
elevado (27x10-6m/m), tendo este, contudo, 
apresentado valores inferiores ao modelo 
intacto.  
No lado posterior foi o modelo com 
haste press-fit que revelou os valores mais 
elevados de desvio RMSE (20x10-6m/m) 
para as deformações ε1 e o implante de 
base para as deformações ε2 (60x10-6m/m) 
tendo para ambos os tipos de deformação a 
média destes ter sido inferior à do modelo 
intacto.  
No lado lateral as deformações ε1 
tiveram o valor de RMSE mais elevado 
para o implante de base (118x10-6m/m) 
onde as deformações foram em média 
superiores ao modelo intacto, enquanto para 
as deformações ε2 foi o modelo com haste 
press-fit apresentou o valor mais elevado de 
RMSE (161x10-6m/m) tendo a média das 
deformações sido inferior ao modelo 
intacto.  
No lado anterior o modelo de base foi o 
que teve o maior valor RMSE (61x10-
6m/m) para a deformação principal ε1. Para 
a deformação ε2, foi o modelo com haste 
press-fit que apresentou o maior valor de 
RMSE (53x10-6m/m). As médias das 
deformações para ambos os tipos foram 
inferiores ao modelo intacto.  
Numa análise à globalidade das 
deformações em todas as rosetas por tipo de 
deformação, é o implante de base que 
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possui o maior valor de RMSE (85x10-
6m/m) para as deformações principais 
máximas (ε1) com um valor médio superior 
ao modelo intacto. Nas deformações 
principais mínimas (ε2) foi o modelo com 
haste press-fit que apresentou o valor de 
RMSE (96x10-6m/m) mais elevado com um 
valor médio das deformações inferior ao 
modelo intacto.  
Numa análise global (ε1 e ε2) é o 
modelo com haste press-fit que revela o 
maior desvio RMSE (83x10-6m/m) das 
deformações relativamente ao modelo 
intacto. O modelo que menor desvio RMSE 
(48x10-6m/m) global (ε1 e ε2) apresentou 
relativamente ao modelo intacto foi o 
modelo com haste cimentada. 
 
4.2 Carga no côndilo Medial (1160N) 
Os desvios RMSE (tabela 5) das 
deformações principais dos modelos com 
implante relativamente ao modelo intacto 
foram em média superiores aos observados 
para o carregamento no côndilo lateral. 
No lado medial, as deformações 
principais máximas ε1 apresentaram o valor 
de desvio RMSE (108x10-6m/m) mais 
elevado no implante de base, onde estas 
foram em média superiores ao modelo 
intacto. As deformações ε2 tiveram o 
desvio RMSE (177x10-6m/m) mais elevado 
no modelo com haste press-fit com um 
valor médio inferior ao modelo intacto. 
No lado posterior foi o modelo com 
haste press-fit que apresentou os desvios 
RMSE mais elevados para ambos os tipos 
de deformação ε1 (75x10-6m/m) e ε2 
(229x10-6m/m), em que para ambos os tipos 
a média das deformações foi inferior ao 
modelo intacto. 
No lado lateral os desvios RMSE mais 
elevados para as deformações ε1 (87x10-
6m/m) ocorreram no implante de base com 
um valor médio superior ao modelo intacto. 
Para as deformações do tipo ε2 foi o 
modelo com haste cimentada que 
apresentou os desvio RMSE mais elevado 
(69x10-6m/m), com um valor médio inferior 
ao modelo intacto.  
No lado anterior foi o modelo com haste 
press-fit que apresentou os desvios RMSE 
mais elevados para ambos os tipos de 
deformação ε1 (80x10-6m/m) e ε2 (70x10-
6m/m) com valores médios de deformação 
inferiores ao modelo intacto. 
Na análise aos desvios por tipo de 
deformação, o modelo de base foi o que 
apresentou os desvios RMSE mais elevados 
para as deformações ε1 (80x10-6m/m) onde 
estas em média foram superiores ao modelo 
intacto e modelo com haste press-fit para as 
deformações ε2 (145x10-6m/m) onde estas 
em média foram inferiores ao modelo 
intacto.  
Em termos dos desvios RMSE globais 
(ε1 e ε2), o comportamento foi idêntico ao 
do carregamento no côndilo lateral, assim a 
haste press-fit é a que apresenta o maior 
desvio RMSE (113x10-6m/m). O modelo 
que menor desvio RMSE (83x10-6m/m) 
apresenta relativamente ao modelo intacto é 
o modelo de haste cimentada. 
Os dois casos de carga, lateral 870N e 
medial 1160N, simulam dois casos bastante 
desfavoráveis para a articulação do joelho 
em que a carga é aplicada somente num dos 
condilos expondo neste caso o fémur a 
esforços elevados de flexão. Esta situação é 
representativa do carregamento fisiológico 
do joelho em determinadas posições da 
articulação, que de uma forma instantânea 
só um dos condilos esta em contacto com a 
tíbia. O caso mais normal por exemplo no 
ciclo de caminhar é um contacto dos dois 
condilos com o centro de pressão deslocado 
para o lado medial numa repartição de 
carga entre os condilos 40% no côndilo 
lateral e 60% no côndilo medial. Devido ao 
facto de o dispositivo de ensaios utilizado 
não permitir um carregamento simultâneo e 
com cargas diferentes nos dois condilos 
procedeu-se a avaliação do efeito de strain 
shielding aplicando o princípio da 
sobreposição de efeitos (figura 11). Os 
valores dos desvios RMSE das deformações 
principais dos modelos com implante 
relativamente ao modelo intacto (tabela 6) 
revelaram-se um pouco mais elevados que 
os obtidos para os dois casos de carga 
avaliados directamente experimentalmente. 
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4.3 Sobreposição de efeitos (1160N côn-
dilo medial + 870N côndilo lateral) 
No lado medial o implante de base 
apresentou o maior desvio RMSE (87x10-
6m/m) com um valor médio de deformação 
superior ao modelo intacto. Para as 
deformações ε2 foi a haste cimentada que 
apresentou o desvio RMSE (300x10-6m/m) 
com um valor médio inferior ao modelo 
intacto.  
No lado posterior o desvio RMSE da 
deformação ε1 foi mais elevado para a 
haste cimentada (123x10-6m/m) com um 
valor médio superior ao modelo intacto, 
enquanto que para as deformações ε2 foi o 
modelo com haste press-fit que apresentou 
o desvio RMSE (238x10-6m/m) mais 
elevado com um valor médio inferior ao 
modelo intacto. 
No lado lateral o desvio RMSE das 
deformações ε1 (125x10-6m/m) foi mais 
elevado para o modelo com haste press-fit, 
com um valor em média inferior ao modelo 
intacto. Para as deformações ε2 foi a haste 
cimentada que apresentou o desvio RMSE 
mais elevado, com um valor médio inferior 
ao modelo intacto. 
No lado anterior foi o modelo com haste 
press-fit que apresentou os desvios RMSE 
mais elevados para ambos os tipos de 
deformação tendo os valores médios sido 
superiores ao modelo intacto.  
Globalmente por tipo de deformação 
principal, a haste press-fit registou os 
valores máximos de desvio RMSE para 
ambos os tipos de deformação ε1 (84x10-
6m/m) e ε2 (204x10-6m/m) sendo no caso ε1 
à media superior às deformações do modelo 
intacto e para a deformação ε2 inferior a 
média das deformações do modelo intacto. 
Na análise global das deformações (ε1 e 
ε2) por tipo de implante, o modelo que 
apresentou o maior desvio RMSE (156x10-
6m/m) relativamente ao modelo intacto foi a 
haste press-fit. O modelo com implante de 
base é que apresenta o menor desvio RMSE 
(74x10-6m/m), cerca de metade dos 
modelos com haste, ao contrário do 
sucedido nos casos de carga anteriores 
(lateral e medial) onde foi a haste 
cimentada que apresentou os menores 
desvios RMSE. 
Os diferentes comportamentos dos 
modelos consoante o lado analisado e tipo 
de deformação para os diferentes casos de 
carga analisados leva-nos a dizer que o 
efeito de strain shielding quer em grandeza 
quer em localização é dependente do 
implante assim como do caso de carga 
aplicado, não se podendo generalizar o 
comportamento do efeito de strain 
shielding só em função do implante 
utilizado. 
Frost et al [82] estabelecem intervalos 
relativamente aos valores de deformação a 
que está sujeito o osso para a determinação 
dos efeitos de reabsorção, manutenção ou 
adição de osso baseado na lei de Wolff, não 
especificando que tipo de deformação é 
responsável por este efeito. No entanto é 
aceite que a redução das deformações 
(qualquer tipo) no osso relativamente ao 
osso intacto vai no sentido do aumento de 
risco de reabsorção óssea, assim como um 
aumento das deformações (qualquer tipo) 
relativamente ao osso intacto potencia o 
risco de fractura por fadiga a longo prazo.  
De acordo com Roberts et al [88], a 
actividade de remodelação óssea depende 
do histórico das forças dinâmicas a que o 
tecido ósseo esteve sujeito. Nestas forças, a 
sua frequência e intensidade assume 
especial relevância para o mecanismo de 
remodelação óssea. As maiores extensões 
que osso suporta ronda aproximadamente 
25000µε  e as deformações consideradas 
fisiológicas situam-se entre 200µε e 
2500µε. Dentro deste intervalo a massa 
óssea, aparentemente mantém-se constante, 
mantendo assim a sua integridade (figura 
12). Para extensões inferiores a 200µε, o 
osso sofre um processo de reabsorção 
óssea, ou seja, esta gama de extensões não 
são suficientes para estimular a 
remodelação óssea positivamente. Quando 
a gama de extensões encontram-se entre 
2500µε e 4000µε a hipertrofia óssea surge 
como resposta biológica e o processo de 
remodelação óssea provoca um aumenta da 
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densidade óssea. Este fenómeno é 
sobejamente conhecido e clinicamente 
visível em artroplastias do joelho e da anca. 
De facto, onde os níveis de tensão-
deformação são mais elevados, 
nomeadamente devido a fenómenos de 
concentração de tensões, nota-se a 




Fig 12 -  Relação entre o carregamento dinâmico e a 
resposta fisiológica do osso [88]. 
terial. Especula-se que para extensões 
superiores a 4000µε o ósseo entra em 
colapso por fadiga e acima de 25000µε 
acontece a fractura espontânea. 
Para os três casos de carga analisados, o 
desvio RMSE obtido para a deformação 
principal mínima (ε2) foi na maior parte 
dos casos superior ao desvio RMSE para a 
deformação principal máxima (ε1), o que 
nos leva a crer que a introdução de 
implantes, especialmente com haste, 
alteram principalmente a distribuição dos 
esforços de compressão (deformações 
principais mínimas) relativamente ao 
modelo intacto. 
O modelo de base (sem haste) teve um 
comportamento diferente dos modelos com 
haste, pois em termos médios observou-se 
uma tendência para aumentar as 
deformações principais máximas com 
desvios RMSE da ordem dos 80x10-6m/m e 
manter ou aumentar as deformações 
principais mínimas com desvio RMSE da 
ordem dos 70x10-6m/m relativamente ao 
modelo intacto. Assim este modelo é menos 
sujeito ao efeito de strain-shielding que 
promove a reabsorção óssea. No entanto, o 
aumento de ambos os tipos de deformação 
em muitas da posições analisadas, e de 
acordo com o esquema da figura 12, não 
parece que o osso possa fracturar por fadiga 
e aparentemente pode inclusivamente 
estimular de modo positivo a remodelação 
óssea. Contudo, é necessário ter uma 
percepção quantitativamente mais realista 
para aferir se o aumento global das 
deformações para este tipo de implante 
podem ou não provocar fracturas por 
fadiga. 
De forma global os modelos com haste 
tiveram tendência para uma diminuição das 
deformações mínimas (ε2), enquanto que 
para as deformações principais máximas 
tiveram um comportamento mais variável 
em função da posição da roseta, mas 
podemos dizer que de forma geral estas 
tiveram uma ligeira tendência para 
aumentar relativamente ao modelo intacto 
(tabela 7). Podemos concluir que existe 
uma alteração dos tipos de esforços sobre o 
osso pela transferência de parte dos 
esforços de compressão (deformações 
principais mínimas) que se reflecte na sua 
diminuição para esforços de tracção 
(deformações principais máxima) levando a 
aumento destes relativamente ao modelo 
intacto.  
O facto de nos modelos com haste os 
desvios RMSE ocorridos nas deformações 
principais de compressão (ε2) ser em 
termos médios 2 a 3 vezes superior aos 
desvios RMSE ocorridos para as 
deformações principais máximas (ε1) e 
tendo em consideração como a média de 
cada tipo de deformação se posicionou 
relativamente ao modelo intacto (ε2-
diminuiram e ε1-aumentaram) leva-nos a 
afirmar que o equilíbrio global das 
deformações nas posições analisadas na 
superfície do osso dos modelos com haste 
seja negativa relativamente ao modelo 
intacto. Assim deve-mos concluir que o uso 
de hastes (qualquer tipo) potencia o efeito 
de reabsorção óssea. 
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Dos modelos com haste, o com haste 
press-fit é o que mais altera as deformações 
relativamente ao modelo intacto, expondo o 
osso por um lado a um maior risco de 
reabsorção óssea devido à maior 
diminuição das deformações principais 
mínimas com desvios RMSE entre 96x10-
6m/m e 204x10-6m/m enquanto que a haste 
cimentada provocou desvios RMSE 
inferiores, situando-se entre os 61x10-6m/m 
e 195x10-6m/m. 
Em resumo, os resultados experimentais 
das extensões na superfície dos modelos 
para os três casos de carga, indica que o 
efeito de strain-shielding é pouco 
pronunciado com a utilização apenas do 
componente femoral, podendo o mesmo ir 
no sentido de aumento das densidade óssea 
já que de forma geral houve uma tendência 
para aumento de ambos os tipos de 
deformação.  
O contrário sucede para os modelos com 
haste press-fit e cimentada onde o balanço 
final das deformações principais é negativo, 
pois as deformações principais mínimas 
reduziram mais (2 a 3 vezes) que o aumento 
verificado nas deformações principais 
máximas, potenciando, teoricamente, o 
efeito de reabsorção óssea. Entre estas a 
haste press-fit revelou desvios RMSE 
superiores afastando-se de forma mais 
visível do estado de deformação do modelo 
intacto. 
A questão que se coloca é se os desvios 
encontrados entre estes dois tipos de haste 
podem ter algum significado em termos 
fisiológicos.  
Existem alguns estudos numéricos que 
evidenciam o efeito de stress shielding na 
zona distal do fémur [83-85] com a 
introdução de implantes. Van Lenthe et al 
[55] num estudo numérico de remodelação 
óssea confirma a perda de densidade óssea 
na zona anterior e posterior do fémur distal. 
Mais recentemente van Lenthe et al [18] 
num outro estudo por elementos finitos 
analisaram a influência das hastes e as 
condições de interface da mesma na 
remodelação óssea do fémur, concluindo 
que há um decréscimo significativo das 
tensões e deformações na zona distal do 
fémur e na zona mais proximal há um 
aumento dos níveis de tensão e deformação 
relativamente ao modelo intacto. Willems 
et al [86] referem num estudo por 
elementos finitos com simulação do 
processo de remodelação óssea e utilização 
das hastes no componente femoral que a 
perda óssea é bastante significativa na zona 
mais distal do fémur. Além disso, no lado 
anterior do fémur, ao longo do 
comprimento da haste, nota-se um 
decréscimo da densidade óssea superior 
com a utilização de hastes com diâmetros 
mais elevados relativamente a hastes de 
diâmetros mais pequenos.  
Ao nosso conhecimento apenas o estudo 
clínico de van Lonn et al [87] faz referência 
a densidade óssea na zona acima do 
componente femoral onde é notória uma 
redução da densidade mineral do osso em 
8%.  
Estes resultados não contradizem os 
encontrados neste estudo experimental onde 
para os modelos com haste o balanço das 
deformações na superfície dos modelos foi 
negativo relativamente ao modelo intacto 
com efeito de strain shielding, promovendo 
eventualmente o efeito de reabsorção óssea 
a longo prazo. 
 
5. CONCLUSÕES 
Os resultados deste estudo levam-nos à 
seguinte conclusão: as hastes são utilizadas 
para aumentar a estabilidade do 
componente femoral e a sua longevidade. 
No entanto, a utilização destas promove o 
efeito de strain shielding e desta forma o 
efeito de reabsorção óssea podendo originar 
a instabilidade do implante a médio e longo 
prazo. A questão que se coloca é saber até 
que ponto a eventual reabsorção óssea é 
suficiente para provocar a instabilidade da 
haste e consequentemente a mesma da 
prótese a longo prazo. A fixação 
conseguida pode ser suficiente para evitar 
os efeitos nefastos da reabsorção óssea. 
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